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ANOTACE 
Techniky založené na principu nukleární magnetické rezonance (NMR) patří mezi 
jedny z nejmodernějších metod studia fyzikálních, chemických a biologických vlastností látek 
[1] Univerzálnost těchto technik je předurčuje k využití v širokém spektru vědeckých 
disciplín, např. v oblasti lékařství při studiu vlastností tkání. Výhoda technik pracujících na 
principu NMR spočívá v jejich neinvazivnosti a šetrnosti k lidskému zdraví či zkoumanému 
materiálu. Jakékoliv nežádoucí účinky silového magnetického pole nebyly doposud studiemi 
potvrzeny [2].  
Cílem diplomové práce je vyhodnocení MR obrazů tkáňových kultur a zjistit množství 
protonů v nich obsažených. Teoretická část práce pojednává o základech NMR a podává 
základní přehled MR metod. Blíže popisuje metodu spinového echa (SE) a postup při 
stanovení jejích parametrů např. celkové magnetizace. V další části práce je pojednáno o 
problematice stanovení integrálu obrazové intenzity shluku ranných somatických embryí. 
Z MR obrazů smrkových embryí kontaminovaných olovem byly vypočítány integrály 
intenzity charakterizující počet protonů rostoucího shluku. Intenzita obrazu váhovaného 
spinovou hustotou je úměrná počtu jader protonů ve vybraném řezu. Práce se dále zabývá 
stanovením relaxačního času T2 z MR obrazů váhovaných spinovou hustotu. Následuje část 
zabývající se určením difúze z MR obrazů s využitím kompenzačních metod, metodikou 3- 
měření a prezentací získaných výsledků. Obrazy byly zpracovávány s využitím programů 
MATLAB a MAREVISI. 
Klíčová slova: Nukleární magnetická rezonance, spinové echo, spinová hustota, relaxační 
čas, transverzální magnetizace, kompenzační metoda. 
 
ABSTRACT 
Techniques based on principle of nuclear magnetic resonance (NMR) belong to the most 
modern methods for studying physical, chemical and biological properties of materials [1]. 
Their universality predestinates them for application in a wide range of scientific disciplines, 
e.g. in medicine to study properties of tissues. Advantages of techniques utilizing principle of 
NMR consist in their noninvasiveness and thoughtfulness to human health or studied material. 
In addition, no undesirable effects of magnetic force field have been so far proved by research 
[2]. 
Objectives of this Diploma Thesis are evaluation of MR images of tissue cultures and 
determination of protons amount included in them. Theoretic part of the Thesis is devoted to 
the bases of NMR and provides basic overview of MR methods. The spin echo method (SE) 
is described in more details, including the process of assessment of technique’s parameters, 
e.g. general magnetization. Practical part of Diploma Thesis is focused on determination of 
integral of image intensity of clusters of early somatic embryos. Intensity integrals 
characterizing number of protons in growing cluster were calculated from MR images of 
spruce embryos contaminated by lead. The intensity of an image weighted by spin density is 
proportionate to the number of proton nuclei in the chosen slice. The Thesis describes further 
evaluation of relaxation time T2 from MR images weighted by spin density. Following part is 
dealing with determination of diffusion from MR images with application of compensation 
methods, three-measurement arrangement and presentation of obtained results. Images were 
processed by use of MATLAB and MAREVISI programs. 
Keywords: Nuclear Magnetic Resonance, Spin Echo, Spin Density, Relaxation Time,        
Transversal Magnetization, Compensation Methods. 
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Původ kteréhokoliv magnetického pole lze vysvětlit jedním z těchto dvou mechanismů: 
(1) Pohybující se elektricky nabité částice, jako jsou nosiče náboje ve vodičích,vytvářejí ve 
svém okolí magnetické pole. 
(2) Některé elementární částice (například elektrony) mají kolem sebe také magnetické pole; 
toto pole je jejich základní charakteristikou stejně jako hmotnost či elektrický náboj. 
Fyzikální veličina, která vyjadřuje silové účinky magnetického pole na částice s nábojem se 
nazývá magnetická indukce. [3] 
 
Zdrojem magnetického pole je každý elektrický náboj, který se pohybuje po zakřivené dráze. 
Magnetický moment popisující magnetické chování je proto úměrný momentu hybnosti, který 
popisuje zakřivený pohyb. Konstanta úměrnosti se nazývá gyromagnetický poměr a obvykle 
se označuje písmenem γ. [4] 
Magnetická rezonance je jedna z nejvýznamnějších a nejvyspělejších lékařských 
diagnostických technik. V obrazech detekovaných technikou magnetické rezonance (MR 
obrazů) je možné rozlišit vlastnosti jednotlivých lidských tkání, distribuci jader protonů, a 
zobrazení rozdílů v relaxačních vlastnostech protonů v měřených tkáních. Tyto parametry 
mohou být použity pro přesnější rozpoznání onemocnění. [5] Princip nukleární magnetické 
rezonance je velmi často využíván pro tomografické zobrazování. Velké uplatnění, kromě 
jiných oborů lidské činnosti, nalezlo MR zobrazování v medicíně. Je to proto, že oproti jiným 
neinvazivním tomografickým technikám využívá interakce atomových jader se statickým a 
RF (radiofrekvenčním) magnetickým polem. Doposud nebyly shledány škodlivé účinky této 
interakce na lidský organizmus. Dalším důležitým faktorem je vysoký kontrast MR obrazu 
v měkkých tkáních, např. v mozku, svalech apod. [6] 
Techniku zobrazování magnetickou rezonancí (MRI – Magnetic Resonance Imaging) je 
možno užít pro stanovení počtu vodíkových jader např. v biologických tkáních nebo při 
sledování růstu tkáňových kultur. K posouzení rychlosti růstu, zvětšování obsahu protonů a 
tvaru nárůstu shluků ranných somatických embryí byla prováděna vyšetření pomocí MR 
technik [1]. Měřením byla ověřena hypotéza o zvýšení obsahu vody v průběhu růstu tkáňové 
kultury při její kontaminaci olovem. Měřená tkáň byla umístěna do pracovního prostoru 
tomografu a ve zvolené rovině byl sejmut MR obraz. Obraz je váhovaný spinovou hustotou a 
jeho intenzita je úměrná počtu protonových jader ve zvoleném řezu. Potom je MR obraz 
mapou rozložení protonů v měřeném shluku rostoucí tkáňové kultury. [6] 
V diplomové práci se vyskytují anglické názvy (například pro metody měření), které jsem 
převzal do následujícího textu. Český překlad je použit pouze tam, kde existuje vhodný český 
ekvivalent. 
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1       NUKLEÁRNÍ MAGNETICKÁ REZONANCE 
Zobrazovací technika založená na principu magnetické rezonance (MRI) se využívá 
především ve zdravotnictví k zobrazení vnitřních orgánů lidského těla. S pomocí MRI je 
možné získat řezy určité oblasti lidského těla, ty je pak možné dále zpracovávat a spojovat až 
k výslednému 3D obrazu požadovaného orgánu. Magnetická rezonance využívá intenzity 
silného magnetické pole a elektromagnetické vlnění s vysokou frekvencí. Nevznikají zde tedy 
žádná rizika způsobená ionizujícím zářením. Používaná zkratka MRI pochází z anglického 
sousloví Magnetic Resonance Imaging. [5] 
Fyzikální princip zobrazování na bázi magnetické rezonance představuje nukleární 
magnetická rezonance (NMR). NMR rozumíme rezonanční chování mikrofyzikálních 
(kvantových) objektů s magnetickým momentem ve vnějším magnetickém poli. [4] Principy 
nukleární magnetické rezonance jsou ve značné míře využívány v moderních 
spektroskopických a tomografických metodách. Difúzní efekty, které charakterizují pohyb 
jader v měřených tkáních jsou zároveň i jedním z nezanedbatelných faktorů při vzniku 
zkreslení v měřeném obraze. Velikost spinového echa v MR měřicích metodách je výrazně 
snižována právě těmito difúzními efekty. Ze změny amplitudy v MR obraze je možno 
vypočítat difúzní koeficienty.[8] NMR využívá skutečnosti, že protony stejně jako neutrony 
mají určitý vlastní moment tzv. spin díky němuž získává celé atomové jádro určitý 
magnetický moment. Pokud je takovéto rotující jádro umístěno do konstantního 
magnetického pole s indukcí B0B  dochází k  jeho nasměrování podle směru působení tohoto 
pole a osa jádra bude precesovat kolem směru působícího pole B0B . Tento pohyb vzniká při 
každé změně působícího magnetického pole, a to tak dlouho dokud se jádro v dané poloze 
neustálí. Pokud by přestalo vnější pole působit, vrátí se jádro do své původní klidové polohy. 
Jestliže bychom přidali druhé, kolmo působící (transverzální), pole BTB T začalo by jádro opět 
rotovat. Aby byla jádra udržena ve stálém pohybu, musí se používat vysokofrekvenční 
magnetické pole, které současně rotuje v rovině xy. Pro vyvolání rotačního pohybu kolem osy 
má každé jádro určitou rezonanční frekvenci, obvykle nazývanou jako vlastní frekvence. Ta 
závisí na působícím magnetickém poli a na vnitřní struktuře daného jádra. Volbou velikosti 
prvního statického magnetického pole B0B  a vhodnou volbou velikosti transverzálního 
magnetického pole BBTT se dá velice přesně určit, která jádra budou v rezonanci. Rezonancí je 
magnetický moment  jádra překlopen o 90° do roviny xy a osa pak rotuje podle 
transverzálního pole. Pokud by bylo transverzální pole odpojeno, jádro by rotovalo stále v 
rovině xy. Přiblížením cívky do blízkosti rotujícího magnetického momentu se v ní indukuje 
napětí, které je následně měřeno. Zjednodušeně by se dalo říci, že velikost naměřeného napětí 
je závislá na poloze a typu tkáně. Na základě naměřeného, indukovaného napětí a dalších 
parametrů je signál pomocí složitých procesů a algoritmů převeden na škálu šedé. Právě kvůli 
tomu, že výsledný signál závisí na mnoha parametrech, nedá se použít žádné stupnice, která 
by přesně určila jednotlivé tkáně, proto se k interpretaci obrazů používá spíše rozhraní, na 
kterých se mění intenzita signálu. [1] 
m
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2       MRI METODY 
Pro účely MR je nejdůležitější krokem měření indukce magnetického pole v 
pracovním prostoru přístroje a to s vysokou přesností. Pro měření magnetického pole se 
využívá jevu nukleární magnetické rezonance, jež je založena na interakci jader některých 
atomu s magnetickým polem. Rezonanční kmitočet jader, který je přímo úměrný magnetické 
indukci BB0 je dán vztahem: 
 
  ω = γ.BB0.                                                                  (1) 
 
V magnetickém poli, které je homogenní mají všechna měřená jádra stejný rezonanční 
kmitočet a signál MR má charakter exponenciálně klesajícího kosinového signálu. V případě, 
že se jádra nacházejí v nehomogenním magnetickém poli, budou mít rozdílný rezonanční 
kmitočet a to podle své polohy v pracovním prostoru. To má pak za následek rychlejší pokles 
MR signálu, dojde k rychlejšímu rozfázování MR signálu, jenž je dán součtem doznívajících 
kosinusoid různých kmitočtů. Přesnost MR měření je dána absolutní přesností určení 
gyromagnetického poměru. Ten může být zjišťován několika fyzikálními metodami. Jeho 
přesnost se pohybuje v řádu 10-5. Relativní MRI měření magnetické indukce může mít 
přesnost až o několik řádů vyšší. Vlastnosti magnetických polí mohou být zjišťovány 
měřením jejich indukce v definovaných bodech prostoru v MR přístroji. [2] 
Pro mapování magnetických polí existuje mnoho různých MR metod jejichž stručný přehled 
je uveden níže. 
 
• Zobrazovací metoda spinového echa. 
• Zobrazovací metoda gradientního echa. 
• Rychlá zobrazovací metoda FISP (Fast Imaging with Steady State Precession). 
• Metoda okamžitého kmitočtu (metoda IF). 
• Zobrazovací technika RARE (Rapid Acquisition of Repeated Echoes). 
• Rychlá zobrazovací metoda EPI (Echo Planar Imaging). 
 
 
Pro zpracování MR obrazových dat při měření tkáňových kultur je nejvhodnější metoda 
spinového echa (SE), a to z důvodu, že na rozdíl od techniky gradientního echa (GE) 
eliminuje nehomogenity základního magnetického pole a v obrazech je dosahováno lepšího 
poměru pro odstup signál-šum.[2] Proto je to metoda, kterou se budu v rámci své práce 
zabývat nejvíce. 
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2. 1   Metoda spinového echa 
Metoda spinového echa je hojně rozšířenou metodou sloužící k zobrazování 
magnetické rezonance. Na obr. 1 je časový průběh zobrazující typickou sekvenci spinového 
echa. Nejprve jsou zde generovány dva budicí RF impulzy jejichž doba trvání je v řádech 
několika milisekund. První z nich, 90° RF impulz slouží k vybuzení spinového systému u 
měřeného vzorku přičemž sklápí vektor magnetizace M0, jehož původní směr se shodoval 
s vektorem magnetické indukce BB0 základního pole o 90°, do transverzální roviny x' y' 
(obr. 2a). Důvodem sklápění vektoru magnetizace do roviny kolmé ke směru základního 
magnetického pole je jednoduchý, intenzita přijatého signálu z vybuzených jader je velmi 
malá oproti intenzitě základního magnetického pole, tudíž bychom nebyli schopni tak malou 
intenzitu signálu vůbec zaznamenat. Budicí impulz má ještě další důležitou vlastnost, vlivem 
energie jím dodané se všechny spiny jader rotující s různou fází v měřeném vzorku sfázují. 
Tento stav je velmi důležitý, protože jen takto sfázovaná jádra jsou schopna dodávat 
maximální signál přijímací cívce. Současně s budicím impulzem je v činnosti také gradient Gs 
(slice gradient), vymezující požadovanou vrstvu z celého objemu vzorku. Během působení 
čtecího gradientu Gr (read-out gradient) ve směru x, tedy Gx (obr. 2b), je realizováno 
kódování  x-ové souřadnice jednotlivých spinů do kmitočtu, tj. kmitočtové kódování polohy 
spinů. A zároveň je fázovým gradientem Gp (phase gradient) ve směru osy y, tedy Gy, 
kódována poloha spinů y-ové souřadnice do fáze, tj. fázové kódování polohy spinů. [2] 
 
Obr. 1  Sekvence spinového echa. [5] 
Vlivem interakcí mezi spiny a působením gradientních polí však dochází k rozfázování 
dílčích vektorů magnetizace spinů. Po doběhu frekvenčního a fázového gradientu dochází 
vlivem druhého budicího impulzu k přetočení vektoru magnetizace o 180° kolem osy x’ (nebo 
y’). Precese spinů pokračuje ve stejném směru (obr. 2c) dokud se za dobu TE/2 (TE – doba 
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echa je rovna době mezi 90° impulzem a středem spinového echa) jejich dílčí vektory 
magnetizace nesetkají v jednom jediném směru – tj, opětné sfázování (obr. 2d). 
Celková příčná magnetizace z budicí vrstvy (kolmé k ose z reprezentující směr základního 
magnetického pole) můžeme tedy zapsat rovnicí: 
                                    j ( )d( ) ( , ) e d dx,y,t t
vrstva
Μ t m x y x− ω∫= ∫∫T y ,                                      (2) 
kde m(x, y) je distribuce magnetizace měřené vrstvy v čase po buzení. 
Avšak musíme brát v potaz, že předpokládáme ideální stav, to je stav kdy magnetizace není 
ovlivněna relaxačním časem T2, a také to, že zanedbáváme nehomogenity základního 
magnetického pole. Uvažujeme jen odchylky od indukce BB0 způsobené přítomností gradientů. 
Přijímaný signál je tedy úměrný transverzální magnetizaci. [1] 
 




Uvažujeme-li dobu trvání RF impulzů jako nulovou, pak lze vyjádřit časový vývoj příčné 
magnetizace substitucí: 
                                               ( , , ) = ⋅ ⋅r Gω x y t γ t( ),                                                     (3) 
 
kde r označuje obecný směr v souřadném systému. 
 
Časový vývoj exponentu (fáze φ(t)) můžeme rozvinout ze vztahu (3) pro gradienty z obr. 1 
do tvaru: 
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(4) 
znaménko mínus, nacházející se před gyromagnetickým koeficientem γ, patří ke 180° impulzu. 
Každý z integrálů slouží k popisu oblasti, která se nachází pod křivkami gradientů v čase 
(obr. 1). Z obr. 1 a z rovnice (4) je patrno, že členy se z-gradienty se vyruší neboť refokusační 
z-gradient má opačnou polaritu a také poloviční plochu než z-gradient výběru vrstvy 
asociovaný s excitačním 90° RF impulzem. Člen s y-gradientem zůstane a členy s x-gradienty 
jsou seřízeny tak, aby byla oblast pod Gx(t) křivkou nulová v čase t = TE. Tento čas je zvolen 
z toho důvodu, že v tomto okamžiku spin-echo impulz nefokusuje rozfázování způsobené 
nehomogenitami základního pole. [5] 
Po zavedení relativního času vztaženého k TE, tedy t’ = t - TE, je možné rovnici (4) přepsat do 
tvaru: 
                                                                   (5) yn y x y x
t
0
( )d y yω x, y,t t γG T γG t'x k k x= + = +∫ ,
∫
kde ky a kx jsou integrační konstanty závislé na čase: 
                                                      (6) 
t '
0 0
( )d , (t)d .y yn y yn x x x
t'
k γG T γ G t t k γG t' G t= = = =∫ γ
 
Vztah pro celkovou magnetizaci (4) ve vrstvě rovnoběžné s rovinou xy lze nyní přepsat do 
tvaru: 
                                      T
j( )
( ) ( )e d d .x y
k x+k y
xy
M t' m  x, y x y
−= ∫∫                                          (7) 
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Rovnice (7) je základním vztahem pro MR zobrazování (2D akvizice) a je vyjádřením funkce 
v čase pomocí dvojitého integrálu, který má formu dvojdimenzionální Fourierovy 
transformace. V každém časovém okamžiku t známe hodnoty kx(t) a ky(t) (7), takže nyní 
můžeme psát MT ve tvaru MT(kx, ky). Potom rovnice (7) definuje tzv. Fourierův pár m(x, y) a 
MT(kx, ky) a nám vlastně udává zobrazení funkce m(x, y) v rovině x, y na funkci v MT (kx, ky) 
rovině. Pro distribuci magnetizace m(x, y) pak má rovnice (8) tvar: 
                                 T( ) ( , )e d d
2 x y
j( )1 .x yk x k yx yk km x, y M k k k k= π ∫ ∫ x y+                              (8)  
Až doposud nejsou do matematického zápisu zahrnuty relaxační efekty, které mají vliv na 
kontrast v obraze, což situaci dále značně komplikuje. Během časového zpoždění mezi echem 






. Protože je tento faktor funkcí spinového 
relaxačního času T2, způsobuje T2 váhování obrazu. Jestliže je TE  << T2, váhování se příliš 






 silně závislý na hodnotě T2, pak je T2 
váhování  dominantním faktorem. T1  je dalším relaxačním časem, který způsobuje T1 
váhování obrazu. To je prováděno volbou TR, opakovacího času mezi buzeními a tento čas by 
měl být menší než T1.V tomto případě podélná složka magnetizace nerelaxuje zpátky do 
výchozího stavu, ale pouze do stavu 
R
1
T 0[1 e ]
T
TM M
−= − . Potom opět platí, že pokud je TR 
srovnatelný s T1, jeví se T1 váhování jako zcela dostačující. Pro čistě T1 váhovaný obraz musí 
být také čas echa TE volen velmi malý za předpokladu, že by nebyl dostatečně malý, vznikl by 
kombinovaný efekt: 
                                              
R E
1 2
T 0[1 e ]e .
T T
T TM M
− −= −                                                     (9) 
Je zřejmé, že při T1 << TR a T2  <<  TE se vztah (9) zredukuje na tvar MT = M0 . Z toho také 
vyplývá, že velikost přijatého signálu v tomto případě závisí pouze na protonové hustotě, 
která je vyjádřena magnetizací M0. [8] 
Přesnost metody by dále mohla být zvětšena určením velikosti magnetické susceptibility 
měřených vzorků, a vyřazením účinků magnetického pozadí vzorku. V porovnání s ostatními 
metodami, které se používají pro mapování, má tato metoda dostatečnou přesnost k určení 
fázového obrazu. Z všech výše uvedených poznatků vyplývá že se metoda hodí pro měření 
magnetických vlastností materiálů a tkání s vysokou susceptibilitou. 
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3        EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST 
3. 1    Zpracování MR obrazových dat 
Kapitola se zabývá problematikou zpracování obrazových dat snímaných pomocí 
metod MR, měřením raných somatických embryí smrků na experimentální sestavě 
v pracovním prostoru tomografu. Uvádím výsledky, které byly získány zpracováním obrazů 
v programových prostředích MATLAB a MAREVISI a následně byly vyhodnoceny 
v programu CALC. Na Obr. 3 je vidět pracovní rozhraní programu MAREVISI a výběr 
oblasti pro zkoumání tkáně. 
Experimenty byly prováděny na MR tomografickém systému s horizontálním magnetem a 
pracovním prostorem o průměru 120 mm, jenž pracuje s magnetickým polem o intenzitě 4,7 T 
na ÚPT v Brně. Aktivně stíněné gradientní cívky vytváří maximální velikost gradientního 
pole 180 mT/m. 
 
 
Obr. 3 Příklad výběru oblasti pro stanovení velikosti integrálu obrazové intenzity shluku 
pomocí programu MAREVISI. 
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3. 2 Experimentální vyhodnocení velikosti integrálu obrazové 
intenzity shluku stanoveného z MR obrazů 
Pro měření byla použita technika spinového echa, protože na rozdíl od další hojně 
využívané techniky gradientního echa eliminuje vliv nehomogenity základního magnetického 
pole a tím se dosahuje lepšího poměru signál-šum ve výsledných obrazech. S  poměrem 
signál-šum souvisí zvolená tloušťka řezu a velikost měřeného obrazu. S klesající tloušťkou 
řezu se snižuje počet jader vytvářející signál a proto klesá i poměr signál-šum. 
Experimentováním bylo zjištěno, že optimální tloušťka řezu je 2 mm. Velikost obrazu pak 
musí být volena s ohledem na velikost pracovní sondy a na velikosti shluku tkáňových kultur. 
Opakovaným měřením a následným vypočítáním průměru výsledků lze dosáhnout zvýšení 
poměru signál-šum. Opakované měření ale logicky prodlužuje celkový čas měření. Protože 
relaxační časy neumožňují rychlé opakování měření. Opakovací čas měření je vhodné volit 
rovný spin-mřížkovému relaxačnímu času . Například pro obraz o velikosti 256 x 256 
pixelů je doba měření rovna 256 x T
RT ≈ 1T
R. 
Z důvodů odstranění nestability parametrů tomografu při dlouhodobém a opakovaném měření 
byla v blízkosti měřených vzorků umístěna malá baňka naplněná de-ionizovanou vodou. 
Zjištěné intenzity z obrazů získaných měřením na MR tomografu byly normovány vzhledem 
k velikosti intenzity vody v baňce. Z důvodu nehomogenity vysokofrekvenčního 
magnetického pole sondy způsobující změnu intenzity v obraze, byly intenzity řezů shluků 
normovány na velikost intenzity vody z prvního obrazu podle vztahu (10).  






= ⋅                                                             (10) 
kde Si’ je intenzita normalizovaného signálu, Si je intenzita signálu i-tého obrazu, i je 
numerické označení obrazu, S1H je intenzita signálu vody v prvním obraze a SiH je intenzita 
signálu vody v i-tém obraze. [6] Tento typ zpracování umožňuje měřit až šest shluků 
v jednom obraze a tedy zkrátit celkovou dobu měření. [6] Příklad změřeného obrazu je 




Obr. 4 Příklad měřeného obrazu 6ti shluků a malé baňky naplněné vodou pro kontrolu 
a normování obrazových dat. 
 
 
Měřené vzorky raných somatických embryí smrku, byly kontaminovány různou koncentrací 
olova (100, 200, 300, 400, 500, 600, 700, 800, 900, 1000 mg/l), a následně kultivovány 
v Petriho miskách o průměru 50 mm. V každé misce pak byly umístěny tři shluky 
kontaminované stejnou koncentraci Pb. Při měření byly v prostoru tomografu umístěny dvě 
Petriho misky nad sebou v definované poloze a pod nimi se nacházela baňka s vodou. Axiální 
MR obrazy byly získány pomocí klasické sekvence spinového echa s následujícími parametry:  
čas spinového echa TE = 13,5 ms, 
doba opakování TR = 3,8 s, 
rozměr matice je 256 x 256 pixelů (tj. 60 x 60 mm s rozlišením 0.234 mm/pixel), 
tloušťka vrstvy 2 mm, 
počet průměrování NS = 1. 
Měřené vzorky byly snímány v pravidelných intervalech po dobu 42 dní. Na Obr. 5 je vidět 
příklad růstu shluků tak jak byl na tomografu zaznamenán. 
Z obrazů MR váhovaných relaxačním časem T2 a difúzním koeficientem D lze zjistit nové 
informace. Je z nich možné stanovit plochu řezu shluku v závislosti na době růstu. Tato doba 
však charakterizuje objem shluku a nikoliv počet protonových jader. [6] 
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 Obr. 5  Růst shluku ranných somatických embryí smrku během 42 dní. 
Jedním ze základních parametrů při růstu tkáňových kultur je relativní počet protonových 
jader a následné zjištění jeho změny v závislosti na době růstu. Tento parametr odpovídá 
integrálu intenzit obrazu váhovaného spinovou hustotou. Integrál obrazu je možné stanovit 
dvojím způsobem. Prvním z nich je součet intenzit vybrané části obrazu, zobrazující jen 
shluky kontaminované jen jedním prvkem, podělený počtem pixelů obrazu to je vyjádřeno 
v následujícím vztahu (11). 







= ⋅ ∑∑                                                    (11) 
kde Ii je integrál obrazu, xmax a ymax jsou maximální obrazové rozměry v osách x a y. 
Příklad výběru MR obrazu zobrazujícího tři shluky kontaminované koncentrací 800 mg/l 
olova po 31 dnech růstu je na Obr. 6 
 
 
Obr. 6  Příklad výběru MR obrazu zobrazujícího tři shluky  kontaminované olovem s  
koncentrací 800 mg/l  po 31 dnech růstu. 
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Druhým způsobem stanovení integrálu je využití vlastnosti Fourierovy transformace a vztahu 
mezi MR obrazem a rozhraním obrazu, na kterém byl komplexní signál měřen. Tento vztah 
může být popsán rovností (12). 
                                                                 (12) 2 ( )( , ) ( , ) e d d ,x yi x y i





kde kx a ky jsou souřadnice v interferenci měřeného obrazu, jenž se nazývá prostorová četnost, 
ρ(x, y) je distribuce spinové hustoty v MR obrazu. Pro kx = ky  = 0 lze předcházející vztah 
přepsat jako (13): 
                                         (0,0) ( )d d .i iS ρ x, y x y I
∞ ∞
−∞ −∞
= =∫ ∫                                         (13) 
Počet jader protonu v měřeném vzorku je úměrný integrálu Ii, který je úměrný intenzitě 
signálu v obraze v bodě nula, tj. pro kx = ky = 0. Integrál MR obrazu po diskrétní Fourierovy 
transformaci může být stanoven ze vztahu (14): 
 
                                                max max (0,0).i i
x yI S
M N
= ⋅                                                   (14) 
Oba dva výše popsané způsoby nám dávají téměř shodné výsledky, jejichž vzájemná chyba je 
menší než 1%. Druhou metodu využívající Fourierovy transformace, je výhodné využít 
v případě, kdy se relaxační vlastnosti shluku tkáňové kultury mění během růstu měřeného 
vzorku. [6] Tuto metodu je možné použít v případě, že se v obraze nacházejí jen signály, 
jejichž integrál chceme počítat. Není možné ji použít u měřených obrazů bez provedení 
výběru shluků. 
Z MR obrazů jsem vypočítal integrál intenzity charakterizující počet protonů rostoucího 
shluku a stanovil změny tohoto počtu při růstu. Integrál obrazu jsem určil pomocí prvního 
z výše popsaných způsobů stanovení integrálu. Pomocí součtu intenzit vybrané části obrazu 
poděleného počtem pixelů daného obrazu. Výběr oblastí obrazu a následné zjištění intenzit 
signálu v tomto obrazu jsem prováděl pomocí programu MAREVISI. Následující výpočty 
jsem stanovil pomocí programu MATLAB. Získaná data jsem dále zpracovával programem 
CALC do výsledných grafů. Tento postup jsem aplikoval na obrazy všech koncentrací a pro 
všechny dny jejich růstu.  
Na následujícím obrázku Obr. 7 jsou vidět velikosti integrálů intenzity obrazu shluků 
vyhodnocené z obrazů váhovaných spinovou hustotou v závislosti na době růstu pro různé 




 Obr. 7  Velikost integrálu intenzity signálu v obraze shluku vyhodnocená z obrazů 
váhovaných spinovou hustotou v závislosti na době růstu obraz                               
pro TE =11 ms. 
 
 
Obr. 8  Velikost integrálu intenzity signálu v obraze shluku vyhodnocená z obrazů 
váhovaných spinovou hustotou v závislosti na době růstu obraz                                           




Velikost integrálů intenzit signálů vyhodnocených z obrazů shluků v závislosti na velikosti 
koncentrace je na Obr. 9 a na Obr. 10. 
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 Obr. 9  Velikost integrálu intenzity obrazu shluku vyhodnocená z obrazů váhovaných 
spinovou hustotou v závislosti na velikosti koncentrace, obraz pro TE = 11 ms. 
 
Obr. 10  Velikost integrálu intenzity obrazu shluku vyhodnocená z obrazů váhovaných 
spinovou hustotou v závislosti na velikosti koncentrace, obraz pro 30 ms. 
 
Na následujícím obrázku (Obr. 11) je vidět růst shluku ranných somatických embryí smrku 




 Obr. 11  Shluky ranných somatických embryí smrku pro kontaminaci s koncentrací olova 
1000 mg/l po znormování v časech  TE = 11 ms a TE = 30 ms. 
 
Obrazy růstu shluků somatických embryí jsem zpracoval pro všechny koncentrace. Získal 
jsem je uložením výběru jednotlivých shluků pomoci programu MAREVISI do formátu BMP, 
v dalším kroku jsem takto získané obrazy setřídil podle dní a koncentrací, vložil a upravil do 
výsledných obrazů. Obrazy jsem do konečné podoby upravil v grafickém editoru GIMP. 
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3. 3 Experimentální stanovení relaxačního času T2 z MR obrazů 
Kontrast v MR obrazu je dán více fyzikálními parametry zkoumané tkáně. 
Nejvýznamnějšími parametry jsou spinová hustota jader protonů, relaxační časy T1 a T2 a 
kinetika molekul vody. Kontrast v MR obrazu vždy závisí na několika parametrech současně. 
Např. na výběru sekvence měřicího impulzu dále pak na nastavování parametrů jako je čas 
spinového echa TE, čas opakování experimentu TR, čas inverze jader T1, atd., kontrast je dán 
výše uvedenými parametry a může jimi být zvyšován či snižován. To je možnost jak můžeme 
dosáhnout zvýšení kontrastu a zviditelnit patologické oblasti zkoumané tkáně. [8] 
Intenzita signálu získaného MR technikou závisí na čase echa TE a na opakovacím čase  
postupného snímání obrazu TR. Při zpracování obrazů se zvýšeným kontrastem jednoho 
relaxačního času (buď T1 nebo T2) či s nevhodným kontrastem daným další relaxační dobou a 
spinovou hustotou jsou pulzní sekvence navrhovány tak, aby zahrnovali vícekrokovou 
přípravu fáze využívající gradienty nebo speciální detekční techniky s cílem potlačení tohoto 
nevhodného kontrastu. Hodnota relaxačního času T2 může být stanovena z několika (6 ÷ 10) 
MR obrazů sejmutých s rozdílným echo časem TE. Tato technika však vyžaduje získání 
velkého počtu obrazů získaných prostřednictvím klasických nebo rychlých MR metod. [7] 
Obecně platí, že FID (free induction decay) nebo T2 relaxační rozklad získaný od CPMG 
(Carr-Purcell-Meiboom-Gill) spinového echa rozhodnutím, a který je přizpůsobený vhodným 
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kde každá složka vícesložkového rozkladu je přidružená k charakteristickému rozkladu 
časové konstanty T2, a s přispěním intenzity k celkovému rozkladu, M(x, y). V případě kdy n 
= 2, byly  určeny dva NMR rozdílové pohybové režimy, každý s charakteristickým T2 a 
nepatrným příspěvkem k celkové intenzitě signálu. Množství protonových jader – spinové 
hustoty – určuje základní kontrast MR obrazů, tedy změna množství protonových jader může 
ovlivnit kontrast v obraze. [7] 
Dále budu popisovat měřicí metodu vhodnou pro rozlišení mezi účinkem váhování MR 
obrazů spinovou hustotou a relaxačním časem T2 ze vzorku jader. Tato metoda zpracování 
obrazu je základem měření MR obrazů spin echo technikou po dva časy hodnoty TE a pro 
výpočet jejich podílu. Výsledkem je MR obraz váhovaný relaxačním časem T2 s účinkem 
potlačení spinové hustoty. [7] 
Jedna z používaných technik zjišťování MR obrazů je metoda spinového echa. Získaný obraz 
ve zvolené vrstvě je váhován spinovou hustotou M0(x, y) a současně velikostí relaxační 
konstanty T2. Účinek spinové mřížky, relaxace T1 a rozptylu můžeme považovat za 
zanedbatelný. Velikost MR obrazu může být vyjádřena výrazem (16): 
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V běžně prováděných experimentech je pro stanovení relaxačního času T2 nutné provést sérii 
měření obrazů s rozdílnými časy echa TE a dále pak odhadnout hodnotu T2 v každém bodě 
obrazu prokládáním křivek podle vztahu (1). Touto cestou je účinek spinové hustoty ve 
zvoleném místě potlačen. Zjednodušená metoda spočívá v měření jednoho MR obrazu pro 
vhodně vybranou hodnotu TE  s ohledem na očekávaný čas T1 a T2 v měřených tkáních. V 
tomto případě velikost obrazu nebude vážena relaxačními časy několikrát kratšími než 
vybraný čas TE, a kontrast v obraze bude odpovídat relaxačnímu času T2 > TE. Pro přesnější 
stanovení spinového relaxačního času ve vybraném lokálním místě obrazu je výhodné 
eliminovat účinky spinové hustoty. Pro zpracování v téhle práci byly měřeny  MR obrazy pro 
dva časy TE. Ze základní definice (15) jejich velikosti můžeme být vyjádřit následující [7]: 
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Čas TE1 by měl být krátký jak jen to je možné a to z důvodu omezení velikosti měřicí 
sekvence a velikosti užitého gradientu. Čas TE2 je volen podle předpokládaného relaxačního 
času měřeného vzorku 30 ÷ 200 ms. Podíl z obrazu M1(x, y) a M2(x, y) může být použit pro 
potlačení účinku spinové hustoty na kontrast MR obrazu (19): 
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Logaritmováním výrazu (19) se změní podíl obrazů na jejich rozdíl a velikost vyplývajícího  
obrazu bude vážena jen relaxační dobou T2  podle vztahu (20): 
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V každém bodě obrazu jsou pak relaxační časy dány vztahem (21): 
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Proces zpracování obrazů výše popsaným způsobem je omezen šumem v obrazu, protože šum 
je zvětšován právě touto modifikací. 
Užitím MR metody spinového echa, byly změřeny v x, y rovině obrazy pro dva časy   TE = 11 
a 30 ms. Na obrázku uvedeném níže (Obr. 12) jsou vidět dva takto stanovené obrazy. Když 
vezme v úvahu jejich logaritmus, odečtením získáme obrazy s T2 kontrastem a využitím 
spinové hustoty eliminujeme tento kontrast, vyjde nám následující obrázek (Obr. 13). 
 
Obr. 12  Měřené obrazy v časech   TE1 = 11 ms a TE2 = 30 ms. 
 
Obr. 13 Obraz po zpracování popsanou metodou. 
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 Pro stanovení relaxačního času T2 jsem nejprve s pomocí skriptu napsaném v programu 
MATLAB obrazy normoval přičemž jsem využil již dříve zjištěný integrál intenzity signálu  
vody v obraze. Dále jsem si pak ověřil výsledky normování obrazů pomocí programu 
MAREVISI. Následně jsem s využil program napsaného v MATLABU (viz. příloha 2), který 
nejprve obrazy pro jednotlivé časy TE1, TE2 načetl, pak provedl logaritmování a následné 
odečtení obrazů, tedy provedl kroky podle vztahů (19) a (20). Tímto postupem se mi podařilo 
stanovit z každého obrazu tj. pro všechny uvedené koncentrace (od 0 mg/l do 1000 mg/l ) 
relaxační čas T2. Získaná data jsem si zapsal do tabulek v programu CALC a dále pak z nich 
vytvořil grafické závislosti relaxačních časů T2 na době růstu vzorků. Tento postup jsem 
aplikoval na obrazy ve všech koncentracích olova a pro všechny dny jejich růstu.  
Na následujícím obrázku (Obr. 14) jsou vidět závislost spinového relaxačního času T2 jader 
1H na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem. Z grafů není možno 
stanovit zda-li s rostoucí koncentrací a časem rostl také relaxační čas T2 či nikoliv, protože 
grafy nemají jednoznačně rostoucí či klesající charakter. Skokové změny hodnot pro 
jednotlivá měření jsou pravděpodobně způsobena šumem v obrazech, který se projevil i do 
výsledných hodnot. Jediné co lze tedy stanovit je zhruba rozsah v jakém se naměřené hodnoty 
relaxačního času T2 pohybovaly. Je pravděpodobné, že pro získání lepších výsledků by bylo 
nutné zvolit jinou metodu, respektive jiný postup zpracování obrazů, případně stanovit 
efektivní metodou, kterou by se podařilo potlačit šum v obrazech tak, aby se neprojevil do 
získaných výsledků. Na obrazcích uvedených níže jsou znázorněny grafy tak jak mi vyšly na 
základě hodnot z tabulky, a pak tytéž grafy po proložení průběhů křivkou druhého řadu pro 





Obr. 14 Závislost spinového relaxačního času T2 na době růstu ranných smrkových embryí 
kontaminovaných olovem pro koncentrace od (0  ÷ 300) mg/l. 
Na obrázku (Obr. 15) je závislost dalších 4 relaxačních časů T2 pro kontaminace 
s koncentracemi od (400 do 700) mg/l na době růstu ranných smrkových embryí kontami-
novaných olovem. Závislosti byly pro větší přehlednost rozděleny do několika obrazů. 
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 Obr. 15 Závislost spinového relaxačního času T2 na době růstu ranných smrkových embryí 
kontaminovaných olovem pro koncentrace od (400 ÷ 700) mg/l.   
Na obrázku (Obr. 16) je závislost posledních 3 relaxačních časů T2 (pro koncentrace od                 
(800 do 1000) mg/l ) na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem. 
Dále je zde pak tatáž závislost po proložení křivkami druhého řádu. 
 
Obr. 16 Závislost spinového relaxačního času T2 na době růstu ranných smrkových embryí 
kontaminovaných olovem pro koncentrace od (800 ÷ 1000) mg/l. 
Na následujícím obrázku (Obr. 17) je závislost všech relaxačních časů T2 pro všechny 
kontaminace s koncentracemi (tj. od 0 mg/l do 1000 mg/l) na době růstu ranných smrkových 
embryí kontaminovaných olovem. Závislosti byly proloženy křivkami druhého řádu pro větší 
přehlednost grafu. Z grafu je vidět, že nelze dost dobře určit jakoukoliv závislost relaxačního 
času T2 na době růstu vzorku ani na kontaminaci vzorků olovem. Proto by bylo vhodné, zvážit 
pro další zpracování této problematiky využití jiné metody měření, či nalézt efektivní způsob, 
kterým by bylo možné  šum potlačit nebo alespoň omezit jeho vliv na výsledné hodnoty. 
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 Obr. 17 Závislost spinového relaxačního času T2 na době růstu ranných smrkových embryí 
kontaminovaných olovem pro všechny koncentrace. Průběhy jsou nahrazeny 
křivkami kterými byly průběhy proloženy. 
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3. 4        Experimentální stanovení difúze kompenzačními metodami 
Měření bylo provedeno s využitím pulzní sekvence spinového echa a dvěma difúzními 
gradientními impulzy (Pulse Field Gradient Spin Echo = PFGSE) jenž je naznačena na Obr. 
18. 
 
Obr. 18 PFGSE budicí sekvence. [12] 
První radiofrekvenční impulz (RF) sklápí vektor magnetizace o 90˚. Poté působením 
relaxačního mechanismu T2, začnou spiny ztrácet fázovou koherenci a proto je aplikován 
druhý RF impulz, který překlopí rozbíhající se spiny o 180˚. Tím se spiny opět sfázují. [8] A 
vznikne tak měřené echo (viz. Obr. 19). 
 
Obr. 19 Rozfázování spinů působením relaxačního mechanismu T2 a jejich 
opětovné sfázováním RF impulzem. [7] 
 
 32
Gradientní impulzy GD napomáhají k rozfázování a pak následnému sfázování spinů. Na 
systém dále pak působí ještě relaxační mechanismus T1, který uvádí soustavu zpět do 
termodynamické rovnováhy (vektor magnetizace je sklápěn do původní polohy). Statický 
gradient G0 je dán magnetickými vlastnostmi měřené látky a při výpočtu jej lze potlačit. [8] 
Vlastní měření bylo provedeno na experimentálním tomografu 4,7 T na Ústavu 
experimentální techniky, Akademie věd ČR v Brně. Měření se provádí v několika krocích. 
První měření je provedeno bez difúzních gradientů tzn. že GD = 0. Další měření pak byla 
prováděna s hodnotami různých kladných i záporných difúzních gradientů. Konkrétně byly 
zvoleny difúzní gradienty o hodnotách  GD = ± 0,16 mT/m. Ve druhém měření byla tedy 
zvolena hodnota gradientu 0,16 mT/m. A ve třetím měření pak záporná hodnota  - 0,16 mT/m 
téhož gradientu jako v předešlém měření. Tímto způsobem získáme hodnoty pro výpočet tři 
ech. V případě, že bychom pokračovali čtvrtým a pátým měřením, ve kterých bychom nejprve 
generovali kladný gradient + 0,32 mT/m a pak opačnou hodnotu - 0,32 mT/m. Tímto 
způsobem bychom získali další dvě velikosti vzniklého echa – metoda 4-měření. Podmínkou 
pro výpočet difúzních koeficientů metodou 4-měření je aplikace gradientů zvolené hodnoty a 
následně polovičních hodnot, což by tenhle případ splňoval.  
Měření probíhalo na vzorcích tkáňové kultury smrkových embryí kontaminovaných olovem. 
A to za následujících podmínek: 
teplota t = 20,6 ˚C, 
čas spinového echa TE = 18 ms, 
časový odstup gradientů Δ = 11 ms, 
délka trvání gradientního pulzu δ = 35 ms,  
gyromagnetický poměr γ = 2,67 .108. 
Difúzní koeficient při využití metody 3-měření se stanoví podle následujícího vztahu (22). 



















⎛ ⎞⎜ ⎟⎝= ⎛ ⎞− Δ −⎜ ⎟⎝ ⎠
⎠                                                   (22) 
kde M je magnetizace, γ je gyromagnetický poměr, δ je doba trvání gradientního pulzu a Δ je 
časový interval mezi nástupnými hranami gradientních pulzů. 
Na Obr. 20 jsou tomografické řezy vzorkem tkáňové kultury při kontaminaci olovem 
koncentrací 800 mg/l pro různé hodnoty gradientu a difúzní obraz. Pro uvedený difúzní obraz 
byl zvolen algoritmus výpočtu 3-měření z následujících hodnot gradientů: + 0,16 mT/m,          
- 0,16 mT/m. 
 
Obr. 20 Tkáňová kultura kontaminovaná olovem: 1a) GD = -0,16 mT/m, 1b) GD = 0 mT/m,        
1c) GD = 0,16 mT/m, 1d) difúzní obraz. 
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3. 4. 1   Experimentální stanovení difúze kompenzační metodou pro 
obrazy normované podle intenzity vody v obraze 
Pomocí programu MAREVISI jsem si převedl obrazy získané na tomografu na formát 
podporováný programem MATLAB. Následně jsem pomocí funkce Calculate and Display 
Roi Statistic zjistil střední hodnotu intenzity signálu vody v obrazech nejprve s difúzním 
gradientem GD = 0 mT/m, dále pak pro difúzní gradient GD = 0,16 mT/m a nakonec pro 
GD = -0,16 mT/m. Na základě získaných hodnot jsem stanovil střední hodnotu intenzit signálu 
vody v obraze a poté jsem mohl obrazy pro všechny koncentrace znormovat. Normovaní jsem 
realizoval pomocí skriptu napsaného v programu MATLAB(viz. příloha 1) . Následně jsem 
z využitím dalšího skriptu napsaného v programu MATLAB(viz. příloha 3) vycházejícího ze 
vztahu (22) získal obrazy, ze kterých bylo možno pomocí programu MAREVISI stanovit 
difúzní koeficienty. Daný postup jsem opakoval pro všechny obrazy. Vlastní difúzní 
koeficienty jsem z důvodu zajištění větší přesnosti stanovovil ze všech obrazů 3x a  přesnou 
hodnotu koeficientů jsem pak získal zprůměrňováním těchto tří hodnot. Určené hodnoty jsem 
dále pak pomocí programu CALC zpracoval do následujících grafů jako závislost difúze na 
čase. 
Na následujícím obrázku (Obr. 21) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační metodou, 
metodou 3-měření na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro 
koncentrace od (0 ÷ 300) mg/l. 
 
Obr. 21 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem 
pro koncentrace od (0 ÷ 300) mg/l. 
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Ze závislosti vyplývá, že hodnota difúze pro tkáň, jenž nebyla kontaminována olovem se 
pohybuje v intervalu od 1,41.10-9 ÷ 3,59.10-8 m2/s zatímco hodnoty difúze pro koncentraci 
100 mg/l se pohybují v intervalu od 3,02.10-9 ÷ 4,55.10-9 m2/s, pro koncentraci 200 mg/l 
v intervalu od 2,75.10-9 ÷ 4,02.10-9 m2/s a pro koncentraci 300 mg/l v intervalu od               
2,09.10-9 ÷ 3,67.10-9 m2/s. Podle naměřených výsledků lze tedy obecně říci, že hodnota difúze 
vzorku, který nebyl kontaminován olovem je podstatně vyšší než u vzorků kontaminovaných, 
a dále pak u vzorků kontaminovaných olovem s rostoucí koncentrací klesá hodnota difúze. 
Na  obrázku  (Obr. 22)  je vidět  závislost difúze  stanovené  kompenzační  metodou,  
metodou 3-měření na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro 
koncentrace od (400 ÷ 700) mg/l. 
 
Obr. 22 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem 
pro koncentrace od (400 ÷ 700) mg/l. 
Ze závislostí vyplívá, že hodnota difúze tkáňě  pro koncentraci olovem 400 mg/l se pohybuje 
v intervalu od 2,1.10-9 ÷ 3,87.10-9 m2/s zatímco hodnota difúze pro koncentraci 500 mg/l se 
pohybuje v intervalu od 2,6.10-9 ÷ 5,65.10-9 m2/s, pro koncentraci 600 mg/l v intervalu od 
2,43.10-9 ÷ 3,92.10-9 m2/s a pro koncentraci 700 mg/l v intervalu 2,99.10-9 ÷ 3,71.10-9 m2/s. 
Pro vzorek s koncentrací 500 mg/l hodnota difúze prudce stoupá přibližně v 17tém dni měření 
a ve 31. dni dochází opět ke strmému poklesu hodnoty difúze. Pro další vzorky s koncentrací 
400, 600 a 700 mg/l lze říci, že s koncentrací roste i difúze. 
Na obrázku (Obr. 23) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační metodou,               
metodou 3-měření na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro 
koncentrace od (800 ÷ 1000) mg/l. 
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 Obr. 23 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem 
pro koncentrace od (800  ÷ 1000) mg/l. 
Ze závislostí vyplývá, že hodnota difúze tkáňě pro koncentraci olovem 800 mg/l se pohybuje 
v intervalu od 2,23.10-9 ÷ 3,51.10-9 m2/s zatímco hodnota difúze pro koncentraci 900 mg/l se 
pohybuje v intervalu od 2,95.10-9 ÷ 3,98.10-9 m2/s, pro koncentraci 1000 mg/l v intervalu od 
2,91.10-9 ÷ 3,64.10-9 m2/s. Pro vzorek s koncentrací 900 mg/l hodnota difúze poměrně strmě 
stoupá přibližně v 14. dni měření a v 21. dni dochází opět ke strmému poklesu hodnoty difúze. 
Pro další vzorky s koncentrací 800 a 1000 mg/l opět platí, že s rostoucí koncentrací roste i 
velikost difúze avšak ne nijak výrazně. 
Z předcházejících grafů lze vyčíst, že nejvyšších hodnot difúze nabývá vzorek, který není 
olovem kontaminován. Pro kontaminované vzorky platí, že s rostoucí koncentrací olova roste 
i velikost difúze, ale to jen do koncentrace 500 mg/l kdy difúze nabývá svého maxima pří 
hodnotě   5,65.10-9  m2/s. Pro vzorky s vyššími koncentracemi pak nabývá hodnota difúze 
nižších hodnot. Na obrázku (Obr. 24) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační 
metodou, metodou 3-měření na době růstu ranných smrkových embryí. Zobrazeny jsou 
průběhy pro difúzi vzorku s nulovou koncentrací olova, průběh difúze substrátu a průběh 
difúze vody. Ten je téměř přímkový a to z toho důvodu, že obrazy byly normovány právě 
podle intenzit signálu vody v obrazech. Drobné odchylky jsou způsobeny pravděpodobně 
špatným výběrem oblasti pro stanovení difúze. 
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 Obr. 24 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem. 




3. 4. 2   Experimentální stanovení difúze kompenzační metodou pro 
obrazy normované podle intenzity signálu substrátu v obraze 
Následující měření bylo téměř totožné s měřením předcházejícím jen s tím rozdílem, 
že obrazy nebyly normovány podle intenzity signálu vzorku vody v obraze, ale byly 
normovány podle intenzity signálu substrátu v obrazech, na kterém byly umístěny měřené 
tkáně. Ke stanovení difúzního koeficientu  jsem využil obrazy, které jsem si už pro předchozí 
experiment převedl do formátu podporovaného programem MATLAB. V dalším kroku jsem 
pomocí funkce Calculate and Display Roi Statistic zjistil střední hodnotu intenzity signálu 
substrátu v obrazech nejprve s difúzním gradientem GD = 0, dále pak pro difúzní gradient 
GD = 0,16 mT/m a nakonec pro GD = - 0,16 mT/m. Na základě takto získaných hodnot jsem 
stanovil střední hodnotu intenzit signálu substrátu v obrazech. Na tuto hodnotu jsem pak 
obrazy pomocí skriptu napsaného v programu MATLAB normoval a to pro všechny 
koncentrace olova. S využitím dalšího skriptu napsaného v programu MATLAB                       
(viz. příloha 1) vycházejícího ze vztahu (22) jsem získal obrazy, ze kterých bylo možno 
pomocí programu MAREVISI (viz. příloha 3) stanovit difúzní koeficienty. Daný postup jsem 
opakoval pro všechny obrazy. Vlastní stanovení difúzních koeficientů jsem stejně jako 
předchozím případě provedl z důvodu zajištění větší přesnosti ze všech obrazů 3x a hodnotu 
difúzního koeficientu jsem pak získal zprůměrňováním těchto tří hodnot. Určené hodnoty 
jsem pomocí programu CALC zpracoval do následujících grafů jako závislost difúze na čase. 
Na následujícím obrázku (Obr. 25) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační metodou 
pro normování obrazů podle intenzity signálu substrátu v obraze, metodou 3-měření na době 
růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro koncentrace od (0 ÷ 300) 
mg/l. 
 
Obr. 25 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí pro koncentrace              
od (0  ÷ 300) mg/l. 
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Ze závislostí vyplývá, že hodnota difúze pro tkáň, jenž nebyla kontaminována olovem  se 
pohybuje v intervalu od 1,4.10-9 ÷ 3,5.10-8 m2/s zatímco hodnoty difúze pro koncentraci 
100 mg/l se pohybují v intervalu od 3,03.10-9 ÷ 3,68.10-9 m2/s, pro koncentraci 200 mg/l 
v intervalu od 3,05.10-9 ÷ 3,92.10-9 m2/s a pro koncentraci 300 mg/l v intervalu                  
2,08.10-9 ÷ 3,57.10-9 m2/s. Podle zjištěných výsledků lze tedy obecně říci, že hodnota difúze 
vzorku, který nebyl kontaminován olovem je vyšší než u vzorků kontaminovaných, a dále pak 
u vzorků kontaminovaných olovem s rostoucí koncentrací roste i hodnota difúze. 
Na obrázku (Obr. 26) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační metodou po 
znormování obrazů podle hodnoty intenzity signálu substrátu v obraze, metodou 3-měření na 
době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro koncentrace od 
(400 ÷ 700) mg/l. 
 
Obr. 26 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem 
pro koncentrace od (400 ÷ 700) mg/l. 
Z zjištěných hodnot vyplývá, že hodnota difúze tkáňě pro koncentraci olovem 400 mg/l se 
pohybuje v intervalu od 2,27.10-9 ÷ 3,87.10-9 m2/s zatímco hodnota difúze pro koncentraci 
500 mg/l se pohybuje v intervalu od 2,63.10-9 ÷ 4,49.10-9 m2/s, pro koncentraci 600 mg/l 
v intervalu od 2,93.10-9 ÷ 3,5.10-9 m2/s a pro koncentraci 700 mg/l v intervalu                       
3,02.10-9 ÷ 3,71.10-9 m2/s. Podle naměřených výsledků lze tedy obecně říci, že pro vzorek s  
koncentrací 500 mg/l dochází k největšímu nárůstu hodnoty difúze ze všech měřených vzorků, 
stejně jako tomu bylo v obrazech normovaných podle intenzity signálu vody v obraze. Tento 
vzorek také dosáhl nejvyšších hodnot difúze ze všech zkoumaných vzorků kontaminovaných 
olovem. Pro ostatní vzorky lze obecně říci, že s dobou růstu roste i difúze a k jejímu poklesu 
dochází až přibližně po 30ti dnech růstu. 
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Na obrázku (Obr. 27) je vidět závislost difúze stanovené kompenzační metodou po 
znormování obrazů podle hodnoty intenzity signálu substrátu v obrazech, metodou 3-měření 
na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem pro koncentrace od 
(800 ÷ 1000) mg/l. 
 
Obr. 27 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí kontaminovaných olovem 
pro koncentrace od (800  ÷ 1000) mg/l. 
Ze grafů je vyplývá, že hodnota difúze tkáňě pro koncentraci olovem 800 mg/l se pohybuje 
v intervalu od 2,72.10-9 ÷ 3,33.10-9 m2/s zatímco hodnota difúze pro koncentraci 900 mg/l se 
pohybuje v intervalu od 3,01.10-9 ÷ 3,39.10-9 m2/s, pro koncentraci 1000 mg/l v intervalu od 
3,24.10-9 ÷ 3,36.10-9 m2/s. Pro poslední tři vzorky se difúze s dobou růstu téměř nemění pouze 
po 35-tém dni dochází k jejímu mírnému poklesu.  
Z předcházejících grafů lze vyčíst, že nejvyšších hodnot difúze nabývá vzorek, který není 
kontaminován olovem. Tento vzorek však nabývá takových hodnot, že je pravděpodobné, že 
se jedná o chybu opakující se jak v měření v obrazech normovaných podle intenzit vody tak 
v obrazech normovaných podle intenzit signálu substrátu v obraze. Obecně lze, ale říci že 
s kontaminovaných vzorků dochází k největšímu nárůstu difúze ve vzorcích s koncentrací od 
400 mg/l do 600 mg/l. 
Na obrázku (Obr. 28) je závislost difúze stanovené kompenzační metodou, metodou 3-měření 
na době růstu ranných smrkových embryí, v obrazech po znormování podle intenzity signálu 
substrátu v obraze. Zobrazeny jsou průběhy pro difúzi vzorku s nulovou koncentrací, průběh 
difúze substrátu a průběh difúze vody. Protože obrazy byly normovány podle intenzity 
signálu substrátu v obraze tak jeho průběh je téměř přímkou.  
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 Obr. 28 Závislost difúze na době růstu ranných smrkových embryí. Průběh pro vzorek 
s nulovou koncentrací, průběh difúze substrátu a průběh difúze vody. 
Ve výsledných grafech se mohou projevovat drobné odchylky způsobené jednak nevhodným 
výběrem oblasti pro stanovení difúze. Dále pak odchylky způsobené nepřesným výběrem 
oblasti pro stanovení intenzit signálu substrátu v obraze např. kdy do substrátu mohla být 
zahrnuta část zkoumané tkáně. Tyto odchylky pak měly vliv na přesnost následného 
normování obrazů. 
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3. 4. 3    Porovnání výsledků stanovení difúze kompenzační metodou  
Kapitola se zabývá porovnáním výsledků stanovení difúze kompenzační metodou pro 
obrazy normované podle intenzity signálu vody a intenzity signálu substrátu v obraze. Pro 
porovnání závislostí difúze na době růstu(tj. obrazů normovaných na základě intenzity signálu 
vody a obrazů normovaných na základě intenzity signálu substrátu v obrazech) byly pomocí 
programu CALC tyto závislosti zpracovány do sloupcových grafů. Rozsahy difúzí pro 
jednotlivé křivky, i jejich průběhy vycházely podobně avšak nebyly stejné. Proto následují 
grafy, které porovnávají hodnotu difúze pro jednotlivé koncentrace v jednotlivých dnech růstu 
tkáně. Na prvním obrázku (Obr. 29) je porovnána tkáň s nulovou koncentrací olovem a 
difúze pro tkáň s koncentrací 100 mg/l.  
 
Obr. 29 Porovnání difúze pro obrazy normované podle intenzity vody a podle intenzity  
substrátu v obrazech. a) Průběh pro vzorek s nulovou koncentrací                           
b) Průběh pro vzorek s koncentrací 100 mg/l. S-substrát, V- voda. 
Z obou grafů je vidět že hodnoty difúze se lišily podle způsobu normování obrazu avšak 
rozdíly nejsou nijak významné, a grafy tak mají pro oba způsoby podobný průběh závislosti 
difúze na době růstu tkání. Výjimkou je hodnota difúze pro vzorek s kontaminací 100 mg/l a 
to v 17-tém dni měřením z charakteru obou průběhu tedy průběhů z obrazů normovaných 
podle intenzity signálu vody a obrazů normovaných podle intenzity signálu substrátu lze 
usuzovat, že chyba vznikla pravděpodobně v obraze normovaném podle intenzity signálu 
vody v obraze. 
Na obrázku (Obr. 30) je porovnána difúze pro tkáně s koncentracemi 200, 300, 400 a 
500 mg/l.  
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 Obr. 30 Porovnání difúze pro obrazy normované podle intenzity signálu vody a podle 
intenzity signálu substrátu.  a)  Průběh pro vzorek s koncentrací 200 mg/l.                                
b) Průběh pro vzorek s koncentrací 300 mg/l. c) Průběh pro vzorek             
s  koncentrací 400 mg/l. d) Průběh pro vzorek s koncentrací 500 mg/l. 
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U grafů a) a b) opět platí to co bylo zmíněno už dříve, a to že hodnoty difúze se sice lišily 
podle způsobu normování obrazu avšak rozdíly nejsou nijak významné, a grafy tak mají pro 
oba způsoby podobný průběh závislosti difúze na čase. Významnější rozdíl vznikl pouze u 
v grafu pro koncentraci 300 mg/l  a to v 17-náctém dni růstu rozdíl byl nejspíš způsoben 
některou z již dříve zmíněných chyb při stanovení difúze v obrazu normovaném podle intenzit 
signálů vody v obrazech. U grafu na obrázku c) nebyly rozdíly v difúzích pro různé 
normování obrazu nijak významné. Avšak u grafu d) pro koncentraci 500 mg/l jsou patrné 
značné rozdíly difúzi mezi 17-tým a 31-ním dnem růstu tkáně. Z charakteru křivek závislosti 
difúze na době růstu lze usoudit, že chyba vznikla v obrazech normovaných podle intenzit 
signálů vody v obrazech, kdy docházelo nejprve ke strmému nárůstu difúze a pak jejímu 
strmému poklesu. Chyba byla pravděpodobně způsobenou některou z dříve zmíněných příčin. 
Difúze pro tuhle koncentraci tj. 500 mg/l dosahovala nejvyšších hodnot. 
Na obrázku (Obr. 31) je porovnána difúze pro tkáně kontaminované olovem s koncentracemi 
600 a 700 mg/l.  
 
Obr. 31 Porovnání difúze pro obrazy normované podle intenzity signálu vody a podle 
intenzity signálu substrátu v obrazech. a) Průběh pro vzorek s koncentrací              
600 mg/l. b) Průběh pro vzorek s koncentrací 700 mg/l. 
V prvním grafu pro koncentraci 600 mg/l jsou vidět rozdíly v difúzích pro různé normování 
obrazu to hlavně od 17-tého dne růstu. Avšak  u druhého grafu pro koncentraci 700 mg/l jsou 
patrné jen minimální rozdíly v difúzi. 
Na obrázku (Obr. 32) je porovnána difúze pro tkáně s koncentrací olovem 800, 900 a 1000 
mg/l.  
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 Obr. 32 Porovnání difúze pro obrazy normované podle intenzity signálu vody a podle 
intenzity signálu substrátu v obrazech. a) Průběh pro vzorek s koncentrací              
800 mg/l. b) Průběh pro vzorek s koncentrací 900 mg/l. c) Průběh pro               
vzorek s koncentrací 1000 mg/l.  
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V prvním grafu pro koncentraci 800 mg/l jsou patrné jen minimální rozdíly v difúzi. U 
druhého grafu pro koncentraci 900 mg/l se objevují významnější rozdíly v difúzi od 14-tého 
dne růstu. Ze závislostí lze usuzovat, že chyba opět vznikla v obrazech normovaných podle 
intenzit signálů  vody v obrazech. Z grafu c) jsou pro koncentraci 1000 mg/l jsou patrné jen 
minimální rozdíly v difúzi ve srovnání  s normování obrazů podle intenzity signálu substrátu 
nebo podle intenzity signálu vody v obrazech. 
Po posouzení předcházejících charakteristik jsem dospěl k závěru, že ač difúze získané 
z obrazů normovaných podle intenzity signálu vody nebo podle intenzity signálu substrátu 
v obrazech nejsou shodné, liší se jen málo a s přijatelnou chybou. Rozdíly v difúzích mohou 
být způsobeny jednak šumem v obrazech a dále pak nepřesným výběrem oblasti pro stanovení 
intenzity vody nebo substrátu, ze kterých se pak odvíjela chyba. Další chyba mohla vzniknout 
při samotném výběru oblasti pro posouzení difúze vzorku. Obecně lze říci že charakteristiky 
z obrazů normovaných podle intenzity  signálu substrátu v obrazech vycházely lépe, a s lepší 
přesností tak vystihovaly charakter difúze v závislosti na době růstu tkáně. Zajímavé je, že 
největší  rozdíly  v difúzi pro normování  obrazů podle intenzit signálů substrátu a vody  
vznikaly v 17-tém dni měření a to ve většině porovnávaných charakteristik.       
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4       ZÁVĚR 
Cílem mé práce bylo seznámit se s principem nukleární magnetické rezonance, 
metodami studia tkáňových kultur, zpracování obrazů snímaných MR technikou a stanovit 
počet protonů v předložených vzorcích ranných embryí smrkových jehlic. 
Princip nukleární magnetické rezonance je dnes stále častěji využíván v moderních 
spektroskopických a tomografických metodách. V současnosti je obor NMR rozvíjen 
především díky aplikaci v medicíně. Výhoda techniky spočívá ve své šetrnosti k lidskému 
zdraví či zkoumanému materiálu. Nežádoucí účinky silného magnetického pole nebyly zatím 
studiemi potvrzeny. Při aplikaci v medicíně se NMR technikami budí protony vodíku. Protože 
je lidské tělo tvořeno převážně z vody, která atomy vodíku obsahuje je získaný signál 
poměrně silný. Proto je nutné aby v měřeném vzorku byla vždy přítomna jádra vodíku, 
popřípadě vzorky, které vodu neobsahují do vody ponořit. V opačném případě by nebyl 
získán žádný signál nebo by byl signál velmi slabý. Velký význam má měření spekter MR z 
vymezené oblasti tkáně, např. lidského mozku. MR tomografie a spektroskopie pracují na 
odlišném principu než jiné dřív hojně využívané spektroskopické a tomografické techniky. 
NMR se liší od jiných metod tím, že nevyužívá ionizující záření a nevyvolává tedy nežádoucí 
vedlejší účinky na lidský organismus. A proto nebylo při běžných expozičních časech při 
aplikacích magnetický polí u běžných vyšetření pozorovány žádné negativní biologické 
účinky. Velkou výhodou NMR tomografických obrazů je jejich vysoký kontrast především 
měkkých tkáních a také to, že obrazy relaxačních vlastností jader a MR spektra z vymezených 
oblastí nelze jinými technikami získat. 
V předešlých kapitolách jsem se zabýval technikou zpracovávání MR obrazových dat 
při stanovování počtu protonů v měřených tkáňových kulturách a popisem základní metody, 
které se k měření využívá. Proces měření dat umožňuje studium růstu somatických embryí a 
ověření hypotézy o zvyšování počtu protonů v rostoucích tkáňových kulturách 
kontaminovaných olovem. 
Stručně jsem vysvětlil jakým způsobem probíhá měření a následné zpracování 
získaných dat pomocí programů MAREVISI, MATLAB, CALC, GIMP. Z výsledných grafů 
vyplývá, že po dobou 35 dní, kdy dochází k růstu embryí, roste také počet protonů ve shluku. 
Po této době již  dochází k nepatrnému  poklesu počtu protonů v tkáních. Zjištěné hodnoty 
integrálu intenzity signálu měřené tkáně v obrazech nemusí být zcela přesné, což mohlo být 
způsobeno špatně zvoleným řezem měřeným na tomografu, případně chybou při 
vyhodnocování integrálu intenzity z vybrané oblasti obrazu, kdy mohl být v obrazu obsažen i 
substrát. Což mohlo být příčinou skokových změn intenzit. Dále jsem vysvětlil základní 
principy stanovování relaxačního času T2 z MR obrazů a pokusil se tento relaxační čas 
v obrazech stanovit. Získané závislosti však nepodávají přesvědčivé výsledky, a v podstatě 
z nich nelze vyvozovat žádné závěry. Proto si myslím, že by bylo vhodné zkusit aplikovat jiné 
postupy či metody pro stanovení relaxačních časů, které by nám pak byly schopné dodat lepší 
výsledky. V závěru mé práce jsem se zabýval stanovením difúzních koeficientů z MR obrazů, 
stručně jsem popsal používané techniky jejího stanovení. Z obrazů získaných na Ústavu 
přístrojové techniky v Brně jsem difúzní koeficienty stanovil a zpracoval jejich závislost na 
době růstu tkáně. Ze závislostí vyplývá, že s dobou růstu tkáně roste i její difúze. Největších 
hodnot difúze nabývaly vzorky kontaminované olovem s koncentracemi od 400 ÷ 600 mg/l. 
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ 
Použité zkratky: 
EPI   Rychlá zobrazovací metoda EPI (Echo Planar Imaging) 
FID  Free Induction Decay 
FISP   Rychlá zobrazovací metoda FISP (Fast Imaging with Steady State Precession) 
GE   Metoda gradientního echa 
IF   Metoda okamžitého kmitočtu (metoda IF) 
MR  Magnetická rezonance 
MRI  MR zobrazování 
NMR   Nukleární magnetická rezonance 
PFGSE Pulse Field Gradient Spin Echo 
RARE  Zobrazovací technika RARE (Rapid Acquisition of Repeated Echoes) 
RF  Radiofrekvenční 
SE   Metoda spinového echa 
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Použité symboly: 
kx , ky   proměnné k-prostoru 
m(x,y)   funkce spinové hustoty měřeného vzorku ve vybuzené rovině 
t   časová souřadnice 
x, y, z    prostorové souřadnice 
xmax, ymax  maximální obrazová dimenze v osách x a y 
BB0   indukce základního magnetického  
BBT   transverzální magnetické pole (ve směru x nebo y) 
D   difúzní koeficient 
Gp   fázový gradient 
Gr   čtecí gradient 
Gs    slice gradient 
Gx   gradienty magnetického pole ve směru x 
Gy    gradienty magnetického pole ve směru y 
Ii   integrál obrazu 
M0    úroveň signálu MR, závisející na počtu rezonujících jader  
MT    transversální magnetizace 
S1   intenzita normalizovaného signálu 
Si   intenzita signálu i-tého obrazu 
SiH   intenzita signálu vody v i-tém obrazu 
T1   spin – mřížkový relaxační čas 
T2    spin – spinový relaxační čas 
TE    čas středu spinového echa, 
TR    opakovací čas mezi excitacemi 
α    sklápěcí úhel vektoru magnetizace 
δ   délka trvání gradientních impulzů 
Δ   časový odstup gradientů 
γ    gyromagnetický poměr měřeného jádra 
Φ    fáze komplexního signálu MR 
ω    kmitočet rezonance jader – Larmorova frekvence 
ρ(x, y)   distribuce spinové hustoty v MR obrazu 




Příloha 1: Zdrojový kód programu pro normování MR obrazů. 
Příloha 2: Zdrojový kód programu pro stanovení relaxačního času T2.
Příloha 3: Zdrojový kód programu pro stanovení difúzních koeficientů z obrazu. 
Příloha 4: Tabulky stanovených hodnot integrálů obrazových intenzit pro časy                              
TE = (11 a 30) ms. 
Příloha 5: Tabulka stanovených relaxačních časů T2.




Příloha 1:  Zdrojový kód programu pro normování obrazu.  
clear 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname1=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname1), 
  %clear DIM SIZE DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM 
  load(fname1); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  %DATA1=DATA; 




A = input('Vstup násobící konstanty: ') 
  
DATA = DATA .* A; 
  
%DATA = ldata; 







Příloha 2:  Zdrojový kód programu pro stanovení relaxačního času T2. 
clear 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname1=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname1), 
  clear DIM SIZ DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM E 
  load(fname1); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  DATA1=DATA; 




% Data proper 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname2=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname2), 
  clear DIM SIZE DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM 
  load(fname2); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  DATA2 =DATA; 









ldata1 = log((abs(data1))); 
ldata2 = log((abs(data2))); 
  
ldata = ldata2 - ldata1; 
  
DIM= 2; 
SIZE = [256 256]; 
DIR_NAME = ['ph-enc ' ; 'readout']'; 
FOV  = [1 1]; 
DOMAIN = [3 3]; 
HZ_PPM = [200.1025  200.1025]; 
  
DATA = ldata; 







Příloha 3:  Zdrojový kód programu pro stanovení difúzních koeficientů z obrazu. 
%bfaktor = -6.85e7;% pro GD = 30000 
%bfaktor = -2.0083e+008;% pro GD = 15000 
bfaktor = -6.48e6;% pro GD = 25000 
%bfaktor = input('Zadej hodnotu bfaktoru pro GD:  ') 
 
'Zadej GD=0' 
% Data proper 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname1=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname1), 
  clear DIM SIZ DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM E 
  load(fname1); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  DATA1=DATA;%(1:1:ps,1:1:pr)'+j*DATA(1:1:ps,2:1:pr)'; 





% Data proper 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname2=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname2), 
  clear DIM SIZE DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM 
  load(fname2); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  DATA2 =DATA;  %(1:1:ps,1:1:pr)'+j*DATA(1:1:ps,2:1:pr)'; 




% Data proper 
if ~exist('DATA','var'), 
 [filename,pathname] = uigetfile('*.mat', 'Otevreni ks-datoveho souboru'); 
 fname2=[pathname,filename]; 
 if ~isempty(fname2), 
  clear DIM SIZE DIR_NAME FOV DOMAIN HZ_PPM 
  load(fname2); 
  [ps,pr]=size(DATA); 
  DATA3 =DATA;  %(1:1:ps,1:1:pr)'+j*DATA(1:1:ps,2:1:pr)'; 













a = 0.04 * maxdata; 
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for i = 1:256 
    for k = 1:256 
     if abs(data1(i,k))<a 
        ll(i,k)= 0.000001; 
     else 
        ll(i,k) = data1(i,k); 
     end 
    end 
end 
data1 = abs(ll); 
for i = 1:256 
    for k = 1:256 
     if abs(data2(i,k))<a 
        ll(i,k)= 0.000001; 
     else 
        ll(i,k) = data2(i,k); 
     end 
    end 
end 
data2 = abs(ll); 
  
for i = 1:256 
    for k = 1:256 
     if abs(data3(i,k))<a 
        ll(i,k)= 0.000001; 
     else 
        ll(i,k) = data3(i,k); 
     end 
   nd  e
end 
data3 = abs(ll); 
  
ldata1 = log((abs(data1))); 
ldata2 = log((abs(data2))); 
ldata3 = log((abs(data3))); 
  
ldataplus = (ldata2 - ldata1); 
ldataminus = (ldata3 - ldata1); 
ldata = (ldataplus + ldataminus)./bfaktor./2 ; 
  
DIM= 2; 
SIZE = [256 256]; 
DIR_NAME = ['ph-enc ' ; 'readout']'; 
FOV  = [1 1]; 
DOMAIN = [3 3]; 
HZ_PPM = [200.1025  200.1025]; 
  
DATA = ldata; 




Příloha 4:  Tabulky stanovených hodnot integrálů obrazových intenzit pro časy TE = (11 a 30) ms.  
TE = 11 ms 
 mg/l Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] 
0 1743089 1815752 3639829 1735431 3068605 10433793 4109905 5221991 4566352 5647046 7587220 7466755 
100 1743089 1601319 4541495 990151 2847906   11803438 18469646 20487398 21932544 23282603 22716584 
200 1743089 1232340 4237424 1053071 3430403   10750450 15306744 18771043 22494908 20842017 21609036 
300 1743089 1678611 4553447 809466 7130660   11619613 18454884 23109045 21720172 24908521 20228274 
400 1743089 2873461 3593168 938137 5570340   11293741 13750096 17762782 16295363 18583453 16577250 
500 1743089 916166 3663259 755014 6077282 8747109 10221852 12184642 13660125 14375546 14850588 15244699 
600 1743089 774884 5043384 529771 4862181   9167597 12011007 16011251 14757412 21547562 19521889 
700 1743089 2281845 3589488 484006 6139777   11219782 13760268 15874250 16605764 17378139 14926719 
800 1743089 2944148 4627725 2404310 6786504 11043384 13400929 11204294 15315074 16847934 15527899 15160781 
900 1743089 2464784 4658795 1590555 6842169 9682593 10737076 12292847 17234926 20226873 16711585 21336452 
1000 1743089 1133844 3090333 324640 3636170 4815499 6789526 7315944 7004039 6819635 8304214 7467256 
Datum 2.6.2008 6.6.2008 9.6.2008 13.6.2008 16.6.2008 20.6.2008 23.6.2008 27.6.2008 30.6.2008 4.7.2008 7.7.2008 11.7.2008 
TE = 30 ms 
 mg/l Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] Integrál [-] 
0 1689349 675953 3191155 1009921 1896271 11121726 4615536 3938708 3315842 4296721 5790989 4576567 
100 1689349 1328695 2861612 1075608 2866918   9731552 15155968 18762127 19620712 20555853 16150408 
200 1689349 524320 78897 1521494 777582   5818731 10291080 12320056 12984812 14447919 13922975 
300 1689349 245046 3729782 123854 3889740   10846281 14948477 16789008 17738370 14478971 17009079 
400 1689349 1016469 2322007 609457 2527386   10514987 12145898 14258595 12530264 11465226 11832275 
500 1689349 677442 1270396 1085762 2487357 1871897 6822492 7510782 9020386 12026202 10207860 9220436 
600 1689349 24004 2362858 1370444 4901954   7190594 10550645 10469802 10319873 9211429 10316168 
700 1689349 1744692 2033272 415048 3972726   8217153 11643257 13509487 12691435 12654501 10358888 
800 1689349 920930 3081741 1110789 5116241 8076638 10527191 8115054 11024993 14452215 13954329 11731942 
900 1689349 1153176 3470147 1724912 6133789 6945706 9478636 7378067 11235674 13535057 11358064 14750029 
1000 1689349 530791 2388676 894049 3024706 1847916 4750088 6257882 5629360 7473785 5451151 5674860 
Datum 2.6.2008 6.6.2008 9.6.2008 13.6.2008 16.6.2008 20.6.2008 23.6.2008 27.6.2008 30.6.2008 4.7.2008 7.7.2008 11.7.2008 
 Příloha 5:  Tabulka stanovených relaxačních časů T2
 mg/l T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] T2 [s] 
0 0,0660 0,0730 0,0589 0,0624 0,0683 0,0723 0,0708 0,0638 0,0634 0,0578 0,0547 0,0563 
100 0,0660 0,0775 0,0745 0,0943 0,0894   0,0702 0,0821 0,0873 0,0912 0,0889 0,0814 
200 0,0660 0,0871 0,0760 0,1105 0,0763   0,0775 0,0857 0,0747 0,0802 0,0779 0,0822 
300 0,0660 0,0964 0,0869 0,0787 0,0603   0,0665 0,0667 0,0685 0,0746 0,0850 0,0818 
400 0,0660 0,0686 0,0632 0,0762 0,0721   0,0720 0,0682 0,0707 0,0732 0,0719 0,0654 
500 0,0660 0,0715 0,0727 0,0682 0,0652 0,0727 0,0655 0,0635 0,0624 0,0582 0,0567 0,0659 
600 0,0660 0,0685 0,0830 0,0765 0,0991   0,0774 0,0742 0,0702 0,0701 0,0756 0,0699 
700 0,0660 0,0833 0,0956 0,0801 0,0693   0,0876 0,0935 0,0919 0,0918 0,0901 0,0838 
800 0,0660 0,0626 0,0606 0,0661 0,0652 0,0624 0,0682 0,0707 0,0611 0,0609 0,0682 0,0674 
900 0,0660 0,0699 0,0650 0,0762 0,0659 0,0740 0,0782 0,0928 0,0791 0,0843 0,0879 0,0810 
1000 0,0660 0,0521 0,0543 0,0550 0,0516 0,0628 0,0634 0,0541 0,0570 0,0566 0,0608 0,0712 
Čas [den] 3 7 10 14 17 21 24 28 31 35 38 42 
 
 
 Příloha 6:  Tabulky stanovených difúzí. 
 Obrazy normované podle intenzity signálu vody  v obrazech  
 mg/l D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D[m2/s] D[m2/s] D[m2/s] 
0 2,91.10-8 3,16.10-8 3,59.10-8 3,21.10-8 3,36.10-8 3,46.10-8 2,81.10-8 2,43.10-8 2,53.10-8 2,59.10-8 2,11.10-8 1,41.10-8
100 4,34.10-9 3,26.10-9 3,20.10-9 3,22.10-9 4,55.10-9 3,83.10-9 3,02.10-9 3,75.10-9 3,21.10-9 3,47.10-9 3,49.10-9 3,29.10-9
200 3,44.10-9 2,82.10-9 2,75.10-9 3,68.10-9 3,00.10-9 3,54.10-9 4,02.10-9 3,74.10-9 3,31.10-9 3,54.10-9 3,30.10-9 3,06.10-9
300 2,62.10-9 3,22.10-9 3,36.10-9 3,67.10-9 2,16.10-9   3,22.10-9 3,21.10-9 3,21.10-9 2,60.10-9 2,92.10-9 2,09.10-9
400 2,49.10-9 3,43.10-9 3,10.10-9 3,67.10-9 3,29.10-9   3,52.10-9 3,87.10-9 3,87.10-9 3,27.10-9 2,99.10-9 2,10.10-9
500 2,60.10-9 3,67.10-9 3,11.10-9 3,74.10-9 5,42.10-9 5,32.10-9 5,17.10-9 5,65.10-9 5,39.10-9 4,07.10-9 3,81.10-9 2,98.10-9
600 3,37.10-9 3,01.10-9 3,12.10-9 3,16.10-9 2,43.10-9   3,80.10-9 3,92.10-9 3,73.10-9 3,47.10-9 3,15.10-9 3,76.10-9
700 2,99.10-9 3,61.10-9 3,40.10-9 3,59.10-9 3,15.10-9   3,71.10-9 3,66.10-9 3,39.10-9 3,60.10-9 3,21.10-9 3,32.10-9
800 2,82.10-9 2,79.10-9 2,97.10-9 2,86.10-9 2,48.10-9 3,34.10-9 3,03.10-9 3,33.10-9 3,51.10-9 3,33.10-9 3,05.10-9 2,23.10-9
900 3,20.10-9 2,95.10-9 3,08.10-9 3,98.10-9 3,82.10-9 3,80.10-9 3,23.10-9 3,14.10-9 3,00.10-9 3,57.10-9 3,63.10-9 3,68.10-9
1000 3,24.10-9 3,36.10-9 3,38.10-9 3,23.10-9 3,62.10-9 3,50.10-9 3,64.10-9 3,03.10-9 3,32.10-9 3,04.10-9 3,40.10-9 2,91.10-9
Čas [den] 3 7 10 14 17 21 24 28 31 36 38 42 
Obrazy normované podle intenzity signálu substrátu v obrazech 
 mg/l D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] D [m2/s] 
0 3,00.10-8 3,19.10-8 3,36.10-8 3,31.10-8 3,37.10-8 3,14.10-8 2,91.10-8 2,97.10-8 2,54.10-8 2,63.10-8 2,10.10-8 1,39.10-8
100 3,68.10-9 3,30.10-9 3,24.10-9 3,22.10-9 3,55.10-9 3,16.10-9 3,08.10-9 3,11.10-9 3,11.10-9 3,03.10-9 3,05.10-9 3,16.10-9
200 3,41.10-9 3,15.10-9 3,09.10-9 3,64.10-9 3,73.10-9 3,57.10-9 3,92.10-9 3,71.10-9 3,44.10-9 3,55.10-9 3,37.10-9 3,09.10-9
300 2,92.10-9 3,15.10-9 3,33.10-9 3,57.10-9 3,35.10-9   3,18.10-9 3,17.10-9 3,20.10-9 2,93.10-9 2,88.10-9 2,09.10-9
400 2,62.10-9 3,30.10-9 3,20.10-9 3,57.10-9 3,56.10-9   3,55.10-9 3,87.10-9 3,87.10-9 3,30.10-9 3,19.10-9 2,27.10-9
500 2,63.10-9 3,43.10-9 3,21.10-9 3,40.10-9 3,75.10-9 4,32.10-9 4,24.10-9 4,41.10-9 4,49.10-9 4,40.10-9 3,84.10-9 3,04.10-9
600 3,41.10-9 3,11.10-9 3,09.10-9 3,12.10-9 2,93.10-9   3,28.10-9 3,39.10-9 3,50.10-9 3,47.10-9 3,35.10-9 3,13.10-9
700 3,02.10-9 3,28.10-9 3,40.10-9 3,59.10-9 3,58.10-9   3,71.10-9 3,62.10-9 3,49.10-9 3,46.10-9 3,34.10-9 3,33.10-9
800 2,81.10-9 2,86.10-9 2,93.10-9 2,87.10-9 2,78.10-9 3,07.10-9 3,03.10-9 3,16.10-9 3,24.10-9 3,33.10-9 3,12.10-9 2,68.10-9
900 3,16.10-9 3,05.10-9 3,08.10-9 3,31.10-9 3,39.10-9 3,23.10-9 3,23.10-9 3,17.10-9 3,07.10-9 3,10.10-9 3,07.10-9 3,01.10-9
1000 3,27.10-9 3,36.10-9 3,38.10-9 3,33.10-9 3,36.10-9 3,33.10-9 3,31.10-9 3,33.10-9 3,32.10-9 3,28E.10-9 3,36.10-9 3,24.10-9
Čas [den]  3 7 10 14 17 21 24 28 31 36 38 42 
 
  
